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ABSTRAKT
Tato diplomová práce se věnuje dMRI (zobrazování pomocí difuzně vážené magnetické
rezonance), a jeho závislosti na difusi v prostředí mozku. Popisuje možnosti převodu
získaných signálů do obrazu a jejich vlastnosti, výhody a nevýhody. Věnuje se problému
dotýkajících se vláken a jejich zaměnitelnosti s křížícími se vlákny. Je zde také návrh
matematických aproximací axonů a návrh simulátoru difuzně vážených MRI (dMRI) dat
a jeho realizace. Popisuje jeho schopnost data generovat na základě algoritmu náhodné
procházky s geometrickým omezením pro křížící se a ohýbající se vlákna. Práce obsahuje
vyhodnocení simulací a jejich interpretace a budoucí možné vylepšení tohoto simulátoru.
Výsledná data vykazovala pro některé gradienty dostatečnou rozdílnost, následná rekon-
strukce dMRI dat ale ukázala, že tato data se nedají rekonstruovat na stejnou geometrii
pro jakou byla simulována.
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ABSTRACT
This master thesis focuses on dMRI (diffusion magnetic resonance imaging) and its
dependance on diffusion in human brain tissue. It is described how to retrieve an image
from gained data and its properties, advantages and disadvantages. It mentions problem
in detecting kissing fibres due to its similarity with crossing fibres. Design of mathematical
models of axons is decribed and suggested measurement to detect difference in signals for
kissing and crossing fibres. It describes new simulator of diffusion-weighted MRI (dMRI)
data which is able to generate it based on random walk algorithm with geometrical
constraints not only for crossing fiber geometry, but also as o novelty for bending and
kissing fiber geometries. This study contains results of simulations and disscusion about
their usefulness with suggestions for simulator improvement. Simulated dMRI data shows
significant difference in certain gradients. Data reconstruction shows, that these reults
cannot be reconstructed into the same geometry as it was simulated for.
KEYWORDS
dMRI, DW-MRI, diffusion MRI, axon, diffusion, Brownian motion, modeling, simulation,
crossing, bendind and kissing fibers
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ÚVOD
Zobrazovací metody, mezi které patří také nukleární magnetická rezonance (NMR)
či zobrazování pomocí magnetické rezonance (MRI), mají v současné medicíně neza-
stupitelné místo. MRI je neinvazivní metoda tomografického zobrazování a na jejím
principu je založena také difuzně vážená magnetická rezonance (dMRI), která je
schopna ve vzorku měřit vliv difuzního pohybu molekul vody. Pohyb molekul vody
ve vzorku způsobí v daném směru pokles dMRI signálu. Měřením ve více směrech
umožní získat tenzor 3D profilu difuze. Trasováním pak lze sledovat směr vláken v
mozku. Této schopnosti se využívá při vyšetřování lidského mozku k zobrazování
vláken bílé hmoty mozkové – axonů. Doposud používané metody nedokáží rozlišit
zkřížená a přibližující se vlákna. Získaná data z přibližujících se vláken se totiž dobře
fitují na geometrie křížících se vláken a jsou proto zaměněna. Díky této záměně geo-
metrií dochází k falešně pozitivním výsledkům, které ovlivňují výsledné trasování a
zobrazení. Náplní této práce je navrhnout a realizovat simulátor, který bude schopný
simulovat difuzi a dMRI měření uvnitř jednoho voxelu v situaci, kdy bude difuze
omezená geometriemi křížících se a přibližujících se vláken. Vyhodnocení získaných
dat bude sloužit k určení, zda mezi dMRI daty z těchto dvou geometrií existuje sta-
tisticky významný rozdíl a zda je tak možné tyto geometrie od sebe odlišit. Simulátor
by tak měl sloužit ke zvýšení přesnosti zobrazování pomocí dMRI.
Práce se nejdříve zaměřuje na základy dMRI měření a jeho principy. Zmiňuje
omezení metod zpracování dat a proč k nim dochází. V další kapitole je navržen
simulátor difuze a principy vytvoření jejího geometrického omezení. Následující část
popisuje realizaci tohoto simulátoru v prostředí Matlab. Jsou zde uvedeny výsledky
některých měření a jejich vyhodnocení, včetně rekonstrukce těchto dat na volně




Difuzně vážené zobrazování pomocí magnetické rezonance (dMRI) je neinvazivní
neionizující metoda vyšetření, která je založena na základech nukleární magnetické
rezonance (NMR), od které se odlišuje sledováním pouze jedné látky ve vzorku,
konkrétně vody. Pro měření dMRI není potřeba žádné nové vybavení, vše je posta-
veno na technologii MRI. Nepotřebuje také žádné kontrastní látky nebo chemické
značení, je zaměřena na měření difuze vody v bílé hmotě mozkové. Pohyb vody při
difuzi je ovlivněn interakcí s okolím jako jsou makromolekuly, vlákna a hlavně mem-
brány a díky získaným informacím o difuzi lze odvodit informaci o mikroskopických
detailech tkáně [1].
1.1 Základní princip MRI
Zobrazování pomocí magnetické rezonance (MRI) využívá vlastností jader atomů,
které známe čtyři - elektrický náboj, hmotnost, magnetický moment a spin. NMR
využívá právě magnetického spinu. Spin je vnitřní moment hybnosti, jádro jím vy-
tváří magnetické pole a vykazuje magnetický moment. Pro NMR je potřeba, aby
se jádra chovala jako dipóly. Tuto podmínku splňují izotopy s lichým nukleovým
číslem, v případě sudého nukleového čísla musí být lichý počet protonů v jádře [2].
Nejčastěji se tak využívá izotopu 1H, který je nejčastějším prvkem v biologických
vzorcích.
Další vlastností jádra, které se využívá při měření NMR je magnetický moment
𝜇. Ten zaručuje schopnost jádra nechat se ovlivnit vnějším magnetickým polem 𝐵.
Pro magnetickou energii pak platí [2]
𝐸 = −𝜇 *𝐵 (1.1)
Pokud se bude atom nacházet v magnetickém poli, jeho vektor magnetického
momentu se srovná tak, aby byl paralelní s vektorem 𝐵. Pokud se v magnetickém
poli bude nacházet soubor atomů, výsledné magnetické momenty všech těchto atomů
budou mířit směrem paralelním s vektorem 𝐵. Při absenci magnetického pole jsou
směry vektorů magnetických momentů náhodné a nelze naměřit žádný signál.
Při začátku měření se soubor atomů nachází v homogenním magnetickém poli
𝐵0 aby se spiny magnetických momentů jader srovnaly do jednoho směru. Poté se
spiny s pomocí radiofrekvenčního (RF) pulsu vychýlí o určitý úhel (nejčastěji 90°
nebo 180°) od 𝐵0. Vlivem 𝐵0 začnou jádra vykonávat kuželovitý pohyb s přesně
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danou frekvencí 𝜔 [1]
𝜔 = −𝛾𝐵0 (1.2)
Frekvence 𝜔 se nazývá Larmorova frekvence, 𝛾 pak označuje gyromagnetický
poměr, který je charakteristický pro každý druh jader. Znaménko gyromagnetic-
kého momentu určuje směr kuželovitého pohybu vektoru nenulového magnetického
momentu.
Obr. 1.1: Srovnání výstupního obrazu z MRI (a) [3] a z dMRI (b) vytvořeného
pomocí metody zobrazování pomocí difuzních tenzorů (DTI) [4]
Po skončení RF pulsu se magnetické momenty vrací precesním pohybem zpět do
výchozí pozice rovnoměrné s 𝐵0, tento děj se nazývá relaxací. Rozlišujeme dva druhy
relaxací - T1 je relaxace podélná, též zvaná spin-mřížka relaxace a označuje návrat
z-tové složky magnetického momentu na 63% své původní hodnoty. T2 je relaxace
příčná (spin spin relaxace) a označuje pokles příčné magnetizace v 𝑥𝑦 rovině na
37% získané příčné magnetizace. U dMRI se výhradně používá hodnota T2*, která










Difuze je obecně definována jako proces rozptylování částic v prostoru. Pohyb těchto
částic je náhodný a je ovlivněn prostředím a koncentrací roztoků. Částice homogen-
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Obr. 1.2: Ukázka difuze na kapce barviva ve vodě [5]
ních látek se vlivem neustálého náhodného pohybu molekul promíchají (Obr. 1.2).
Směr pohybu je náhodný stejně jako jeho rychlost. Pozice molekul od místa vlo-
žení v čase 𝑡 má 3D Gaussovo rozložení. Tato směrově neomezená difuze se nazývá
izotropní difuze a platí pro ni následující vztah [5]:
𝑦2 = 2𝐷𝑡𝐷 (1.4)
kde 𝑦 vyjadřuje střední vzdálenost, kterou urazí molekuly za čas 𝑡𝐷. 𝐷 značí difuzní
koeficient, který udává míru mobility molekul v dané látce. Pokud by pohyb částic
byl omezován například membránou nebo buněčnou strukturou, částice by se přes
membránu nedostaly a jejich pohyb by byl omezen. Taková difuze se nazývá difuze
anizotropní a pro její 𝐷 platí, že se liší v závislosti na směru. Koeficient D je tedy
tenzor.
1.2.1 Brownův pohyb
Základním principem difuze je Brownův pohyb. Ten je definován jako náhodný po-
hyb mikroskopických částic v kapalném nebo plynném médiu vlivem srážek s jinými
částicemi. Tento jev pozoroval poprvé v roce 1827 botanik Robert Brown. Pozoro-
val náhodný pohyb pylových zrnek ve vodě, ale ještě nedokázal určit příčiny tohoto
pohybu. V roce 1905 se k tomuto problému vrátil Albert Einstein ve své práci Inves-
tigations on the theory of Brownian Movement [6, 7], ve které je příčina Brownova
pohybu dána do souvislosti s teorií molekulárně-kinetického tepla a je publikována
teorie, že částice jsou postrkovány pomocí molekulárního pohybu tepla. Einstein
předpokládal existenci tzv. volné částice - částice, na kterou nepůsobí žádné jiné
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síly než ty od sousedních molekul [6]. Sestavil vzorec pro pravděpodobnost pohybu
molekuly na ose x: ∫︁ 𝑥2
𝑥1
𝑃 (𝑥0|𝑥; 𝑡)d𝑥 (1.5)
kde definuje, že v čase 𝑡 bude částice mezi 𝑥1 a 𝑥2, pokud v čase 𝑡 = 0 startovala
z bodu 𝑥0. Einstein pak byl schopen dokázat, že funkce hustoty pravděpodobnosti







kde D je zadaná fyzikální konstanta a podmínky pro P jsou [6]:
(a) 𝑃 ≥ 0
(b)
∫︀∞
−∞ 𝑃 (𝑥0|𝑥; 𝑡)d𝑥 = 1
(c) lim𝑡→0
∫︀∞
−∞ 𝑃 (𝑥0|𝑥; 𝑡) = 0
(1.7)
která dává unikátní řešení [6]:
𝑃 (𝑥0|𝑥; 𝑡) = 12√𝜋𝐷𝑡𝑒
−(𝑥−𝑥0)2/4𝐷𝑡 (1.8)




kde 𝐷 je difuzní koeficient dané látky, 𝑅 je univerzální plynová konstanta, 𝑇 abso-
lutní teplota, 𝑁 Avogadrova konstanta a 𝑓 je koeficient tření.
Tato rovnice umožnila vyjádření Avogadrovy konstanty na základě pokusů s
Brownovým pohybem. Difuzní koeficient lze použít při izotopní difuzi, při anizot-
ropní difuzi nám difuzi popisuje difuzní tenzor ¯¯𝐷. Rozšíření těchto teorií na volnou
částici uvedl v roce 1947 Mark Kac ve své práci Random Walk and the Theory of
Brownian Motion [7]. Dále zde rozvádí práci o modely náhodné procházky, která je
aproximací Brownova pohybu v diskrétním čase
1.3 Princip měření difuze pomocí dMRI
K získání dMRI signálu se používá gradientních magnetických polí, které pomáhají
určit směr pohybu molekul ve vzorku (obr. Gradientní magnetické pole naruší ho-
mogenitu permanentního magnetického pole v MRI, udá tak každé molekule jinou
fázi spinu a „zakóduje“ tak jejich polohu v daný okamžik. Puls gradientního pole
trvá 1 - 100 ms a vyšle se hned po 90° RF pulsu. Pokud se vzorek nachází v perma-
nentním homogenním poli, jak můžeme vidět na obrázku 1.4, molekuly mají jaderný
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Obr. 1.3: Homogenní magnetické pole 𝐵0 a směry gradientních pulzů [1]
nenulový magnetický moment ve stejné fázi a výsledný signál, získaný sumací sig-
nálů ze všech molekul, je ve svém maximu, díky stejné frekvenci i fázi jednotlivých
sinusových signálů. Při pulzu gradientního pole se změní fáze i frekvence dílčích MR
signálů. Po ukončení gradientního pulsu zůstanou fáze spinů molekul takové, jaké
byly v gradientním poli, frekvence signálů se srovná, ale signály budou mít rozdílné
fáze. Sumací signálů s rozdílnou fází získáme výsledný signál o mnohem menší in-
tenzitě než původní signál, ideálně se limitně blížící nule. Refázovací gradientní pulz
má stejnou velikost a obrácenou monotónnost. Po refázování pomocí opačného gra-
dientního pulsu se opět srovnají fáze spinů molekul a získaný signál bude na svém
maximu - velikost výsledného signálu bude stejná jako na počátku. Pokud se po-
užije opačný gradient, značí se tyto gradienty jako bipolární. Při otočení fáze 180°
RF pulzem stačí refázovat stejným gradientním pulzem - unipolární gradienty [1].
Pokud se vlivem difuze pohnou molekuly vody ve vzorku, dojde k situaci na
obr. 1.5. Po gradientním pulsu dojde k útlumu signálu, spiny molekul se dostanou
do rozdílných fází, ale než dojde k refázování, molekuly se pohnou a refázovací
gradientní pulz je nevrátí zpět do jednotné fáze. Na molekuly, které se nenachází
na svých výchozích souřadnicích, působí magnetické pole o jiné velikosti než při
prvním pulzu. Čím dále stačily molekuly dodifundovat, tím větší rozdíl je mezi
silami magnetického pole pulsu defázovacího a refázovacího. V celkové sumě signálů
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Obr. 1.4: Molekuly v gradientním magnetickém poli bez difuze [1]
Obr. 1.5: Molekuly v gradientním magnetickém poli s difuzí [1]
se to projeví jako úbytek signálu, čím větší difuze, tím větší pokles 𝐴 [1] a platí, že:
𝐴 = 𝑒−𝑏𝐷 (1.10)
kde 𝐷 je difuzní koeficient a 𝑏 je b-hodnota, která v sobě zahrnuje nastavení a
účinky gradientního pulsu - síla gradientu 𝐺, délka trvání gradientního pulzu 𝛿 a
čas mezi gradienty Δ (Obr. 1.6).
Takto lze změřit pomocí MRI a gradientního pole difuzi v jednom směru. Vzhle-
dem k tomu, že nevíme, ve kterém směru má difuze největší rychlost (ve kterém
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Obr. 1.6: Průběh měření v dMRI - šedá barva znázorňuje RF pulsy, 𝛿 je doba trvání
gradientu, Δ doba mezi gradienty, 𝐺 velikost gradientu [1].
směru probíhá anizotropní difuze), musí se pro přesné výsledky provést více měření
z různých směrů. Někdy se mění i gradientní pole. Z více měření je již možno dostat
3D aproximaci velikosti difuzí v různých směrech. Zpracovat získaná data je možno
různými způsoby. Jedny jsou založeny na zpracování dat na základě aproximujících
modelů, druhé odhadují tensor difuze přímo z naměřených dat. Naměřené hodnoty
se ve většině metod vyhodnocují ve třech fázích. V první fázi se difuzně vážený signál
vyfiltruje a upraví, aby měl co největší vypovídající hodnotu. Následně se každému
voxelu přiřadí tenzor, který nejlépe vystihne reálnou strukturu uvnitř voxelu. Ve
třetí fázi se rekonstruují trasy difuze pomocí řešení parciální diferenciální rovnice
napříč 3D prostorem - trasování ve vektorovém poli, kde vektory jsou získány z
tenzorů [1].
1.3.1 Metody založené na modelech
Difuzní tenzorové zobrazování - DTI
Metoda přepočítává data ve voxelu do podoby elipsoidu.
Obr. 1.7: Tenzor v izotropním prostředí
Pod pojmem tenzor si můžeme představit kouli nebo elipsoid. Ten nám popisuje
velikosti difuze do různých směrů. K definování elipsoidu postačuje znát 3 vlastní
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vektory 𝑒 - popisují orientaci os, a 3 vlastní čísla 𝜆 - délka os. Pokud je difuze
izotropická pak 𝜆1 = 𝜆2 = 𝜆3. V případě anizotropické difuze je 𝜆1 ≫ 𝜆2 ≈ 𝜆3
[8]. Tenzory jsou vždy jednosměrné a tím jsou schopny popsat směr pouze jednoho
vlákna. Více vláken ve vzorku způsobí deformaci elipsoidu do tvaru čočky.







a na základě odhadu tohoto tenzoru se dopočítají vlastní čísla a vlastní vek-
tory pro určení tenzoru. Pro výpočet tenzoru stačí 6 hodnot měření v nezávislých
směrech.
Obr. 1.8: Tenzor v anizotropním prostředí
Ball and stick model
Ball and stick modely vychází z DTI ale rozšiřují jej o rozměr izotropní difuze.
Jedná se tedy také o způsob zobrazení využívající modely. Výsledný vzorec má jak
anizitropní složky pro každou orientaci vlákna - tenzor (stick), tak i izotropní složku










kde 𝑆0 je intenzita MR signálu bez gradientu, 𝑓𝑗 a 𝑅𝑗𝐴𝑅𝑇𝑗 jsou části signálu,
které odpovídají tenzoru podél j-tého vlákna, N značí maximální počet vláken, 𝑏𝑖
je b-hodnota (popisuje vstupní parametry měření) sekvence pro i-tý gradient (ve
směru 𝑟𝑖), 𝑑 je difuzní konstanta a 𝑅𝑗 je matice, která rotuje 𝐴 do 𝑗 směrů. [9, 10]
Ball and racket model
Ball and racket model se zaměřuje na možnost větvení vlákna na jedné straně voxelu.
Vychází z modelu Ball and stick, místo „tyčového“ tenzoru však využívá tvaru
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tenisové rakety [11]. Jak je možno vidět na obr. 1.9, pro kvalitní a relevantní odhad
je potřeba vysoká hodnota poměru signálu a šumu (SNR).
Obr. 1.9: Možnosti zobrazování pomocí Ball and Racket modelu [11]
NODDI
Také NODDI (Neural Orientation Dispersion and Density Imaging) vychází z prin-
cipu DTI, rozšiřuje jej o možnost detekovat hustotu neuronů (jak je svazek veliký)
a také jeho rozšíření na koncích. Nevýhodou je detekce pouze jednoho vlákna ve
voxelu. [12].
1.3.2 Metody založené na datech
Zobrazování pomocí difuzního spektra
Získaná data jsou při metodě DSI navzorkovaná do q-prostoru, kde q-prostor re-
prezentuje difuzní váhování jako funkci síly a směru gradientu magnetického pole
aplikovaného během měření. Oproti metodě DTI, která používá 6 kódujících gradi-
entních směrů, DSI používá kódování v 515 směrech gradientních vektorů. Každý
bod v q-prostoru představuje intenzitu MR signálu při měření v určitém q-prostoru.
Nejjasnější jsou tam, kde je směr měření kolmý na směr difuze a nejslabší tam, kde
je gradient aplikován podél šíření anizotropní difuze. Inverzní Fourierovou transfor-
mací q-prostoru získáme funkci hustoty pravděpodobnosti (PDF), která obsahuje
několikanásobná lokální maxima, každé označující vlákno. Integrováním PDF zís-
káme funkci distribuce směrů (ODF), která popisuje úhly vláken. Počet směrů, ve
kterých je q-prostor vzorkován určuje maximální úhlové rozlišení této metody [13].
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Výhodami DSI jsou její jednoduchost, detailní získané informace o difuzním pro-
cesu a není zde nutnost mnoha předchozích předpokladů o struktuře. Oproti tomu
potřebuje měření se silnými gradienty z mnoha směrů nad většími voxely. Na obrázku
1.10 lze vidět výrazné zlepšení proti metodě DTI.
Obr. 1.10: Porovnání výsledků po použití DTI a DSI na stejná data [14]
Q-ball zobrazování - QBI
Metoda QBI vychází ze zobrazování HARDI (high angular resolution diffusion ima-
ging - difuzní zobrazování s vysokým úhlovým rozlišením) [15]. K HARDI přidává
rekonstrukční algoritmus nezávislý na modelech. Princip dále využívá aproximace
difuzní orientační distribuční funkce (ODF) Funk-Radonovou transformací (FRT).






kde 𝑍 je bezrozměrná normalizační konstanta. Rovnice se pro normalizaci dat






Rekonstrukce QBI je založena na Funk-Radonově transformaci, transformace z
koule na kouli. Pokud máme funkci koule 𝑓(𝑤), kde 𝑤 je jednotkový směrový vektor,
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kde 𝛿 je Dirraacova delta funkce. Tato základní rovnice byla upravena aby trans-
formovala z 3D kartézského prostoru na kouli [15]. FRT tak bere pouze určité okolí o
průměru 𝑟. Vstupem je 3D funkce 𝑓(𝑥), kde 𝑥 je třídimenzionální vektor. Upravená
FRT pak vypadá takto
𝐹𝑅𝑇 [𝑓(𝑥)](𝑢, 𝑟) =
∫︁
𝑓(𝑥)𝛿(𝑥𝑇𝑢)𝛿(|𝑥| − 𝑟)𝑑𝑥 (1.16)




kde 𝑟 je poloměr vzorkovacího povrchu koule a 𝑍 je normalizační konstanta.
Tento vztah znamená, že suma difuzního signálu okolo rovníku se přibližně rovná
pravděpodobnosti difuze ve směru normály na rovinu rovníku [15, 16, 17, 18].
Obr. 1.11: Ilustrace vztahu mezi FRT a ODF. Modrá koule znázorňuje vzorkování
v q-prostoru o poloměru 𝑟. Šipka je směr zájmu, světle modrá kružnice je rovník
okolo tohoto směru. Zelené a žluté tečky jsou kladné a záporné příspěvky signálu
projekčního paprsku, který je integrací q-prostoru okolo rovníku. [15]
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Sférická dekonvoluce
Byla poprvé zmíněna v roce 2003 [9] a poprvé v praxi použita v roce 2004 [19].
Podle této metody lze dMRI signál modelovat konvolucí distribuční funkce vlákna a
konvolučního jádra, které odráží efekt vláken na difuzi nebo efekt difuze na signál.
Zpětnou dekonvolucí ze signálu pomocí jádra získáme distribuční funkci vlákna [19,
20, 21].
Obr. 1.12: Základní myšlenka dekonvoluce [19]
1.4 Nevýhody dosavadních metod
Všechny výše uvedené metody jsou schopny zobrazit buď jen jeden svazek axonů,
popřípadě více křížících se svazků ve dvou a více směrech a některé i vějířovité rozlo-
žení axonů. Metody, které dokáží detekovat křížící se vlákna se však dobře fitují i na
ohýbající se a přibližující se vlákna a ve výsledku místo ohnutých nebo přibližujících
se vláken předloží křížící se. Toto může při výsledné traktografii způsobovat falešně
pozitivní výsledky a dosáhnout přesné traktografie je proto velmi obtížné.
Na obrázku 1.13a) je vyobrazen postup algoritmu pokud narazí ve voxelu na
křížící se vlákna, ale doopravdy se tam nachází ohnutá, pak algoritmus neví který
směr je správný a má na výběr ze tří směrů. Namísto toho, pokud by byl nafito-
vaný model přibližujících se vláken, algoritmus by měl přesně definovanou geometrii
(Obr. 1.13b)). Pokud umístíme skupiny molekul doprostřed křížení u křížících se
vláken (do obou vláken) a do ohybu u přibližujících se vláken jako je na Obr. 1.14),
vznikne situace, kdy každé uspořádání ovlivní rozdílný interval gradientu během
dMRI měření.
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Obr. 1.13: Trasování drah v křížících se (a) a ohnutých vláknech (b) (Labounek a
Valla 2015)
Obr. 1.14: Rozdílné intervaly gradientu, které ovlivňují atomy v křížícím se a ohnu-
tém vlákně při sepnuté dMRI sekvenci (Labounek a Valla 2015)
V křížících se vláknech se mohou šířit kterýmkoliv směrem a pohybovat se skrze
celou šířku gradientního pole, zatímco u ohnutých se pohybují pouze v jednom vlákně
v omezeném intervalu gradientního pole.
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2 NÁVRH ŘEŠENÍ
2.1 Geometrie bílé hmoty mozkové v lidskémmozku
Jeden z typů tkáně mozku a míchy se nazývá bílá hmota. Je složena z neuroglií a
axonů. Axony jsou dlouhé výběžky neuronů (Obr. 2.1), které vedou nervový vzruch
(elektrické impulsy) z buňky neuronu. Jejich účelem je tedy přenášení informací k
jiným neuronům, svalům a žlázám. Axony mohou vést přes celé tělo a jejich po-
škození může způsobit neurologické problémy. Jejich šířka je obvykle v průměru 1
µm, nejširší axony u savců mohou ale dosáhnout průměru až 20 µm (Obr. 2.2). Jsou
obaleny myelinovou pochvou s Ranvierovými zářezy, která je tvořena Schwannovými
buňkami. Tato pochva slouží k rychlejšímu vedení elektrického impulsu a zdvojná-
sobuje šířku axonu. V mozku axony tvoří svazky, které obsahují stovky, tisíce a v
případě kalózního tělesa až statisíce vláken. Tyto svazky mohou být vzájemně v
různých konformacích.
Obr. 2.1: Neuron [22]
2.2 Základ simulace
Cílem této práce je vytvoření simulátoru chování difuze molekul vody uvnitř axonů
při zapnuté dMRI sekvenci a z výsledků zjistit, zda je mezi dMRI signálem získa-
ným při simulaci z křížících se vláken a dMRI signálem z přibližujících se vláken
signifikantní rozdíl.
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Obr. 2.2: Průřez axonem [23]
V simulátoru se data počítají na základě difuzního pohybu molekul uvnitř vlá-
ken během zapnuté dMRI sekvence. Simulace je zahájena algoritmem pro simulaci
Brownova pohybu, který aproximuje isotropní difuzi molekul vody na základě al-
goritmu náhodné procházky s Gaussovským rozložením ve 3D prostoru. V axonech
však dochází k anizotropní difuzi ve směru vlákna, proto bylo potřeba přidat geo-
metrická omezení aproximující tvary axonů. Tato omezení nám budou sloužit jako
hranice, od kterých se molekuly vody budou ”odrážet” zpět do válce, aby zůstaly
uvnitř a vytvořily tak aproximaci anizotropní difuze. Obecně lze považovat rovný
axon bez myelinového vlákna za válec. Při aproximaci ohnutého axonu nám poslouží
ohnutý válec. Pro co největší podobnost křížících se a ohnutých vláken je ohnutý
válec vytvořen jako rovný válec s ohybem uprostřed. U obou válců nám jde hlavně
o zjištění rovin, od kterých se molekuly budou odrážet. K definování těchto rovin
je potřeba vždy tři body. Byly proto vytvořeny algoritmy pro vygenerování řídících
bodů válce a jejich spojení do trojúhelníkovité sítě (Labounek a Valla 2015).
2.2.1 Odrazy v rovném válci
Při generování řídících bodů u rovného válce je potřeba zadat požadované vstupní
parametry válce:
• souřadnice středu spodní podstavy
• průměr válce
• délka válce
• počet řídících bodů, kterými je válec definován
Řídící body jsou poté vygenerovány pro spodní podstavu v rovině 𝑥𝑦 a ve směru
osy 𝑧 se vygenerují řídící body horní podstavy a vytvoří se trojúhelníková síť (dva
body z dolní podstavy + jeden bod z horní a naopak).
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Obr. 2.3: Odraz molekuly letící původně z bodu A do C. V bodě B dojde k průniku
válce a je simulován odraz do bodu D. Řez je v rovině 𝑥𝑦, protože souřadnice v ose
𝑧 zůstává stejná (Labounek a Valla 2015).
Pokud nastane situace, že by v jednom kroku měla molekula vyletět mimo válec,
nastane situace znázorněná na obr. 2.3. Výsledná pozice této molekuly je algoritmem
detekována jako pozice mimo vymezené hranice a pomocí metody půlení intervalů se
najde souřadnice, kde molekula prochází některou z rovin pláště válce. Toto je bod
odrazu, dva nejbližší řídící body jsou body odrazové roviny, její třetí bod se vyhledá
v tabulce trojúhelníků. Jelikož je válec rovnoběžný s osou 𝑧, zůstává hodnota této
souřadnice v této ose. Proto platí:
𝑑3 = 𝑐3 => 𝑣3 = 𝑤3 (2.1)
Délka vektorů 𝑣 a 𝑤 je také stejná. Pokud tedy vyjdeme ze vzorce pro výpočet
úhlu 𝛼
𝑐𝑜𝑠2𝛼 = 𝑢𝑣|𝑢||𝑣| (2.2)
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a za podmínky
|𝑤| = |𝑣| =
√︁
𝑣21 + 𝑣22 + 𝑣23 (2.3)
nám vyjde rovnice pro výpočet 𝑣1 a kvadratická rovnice pro 𝑣2
𝑣1 =


















Ze dvou vzniklých výsledků Vypočtený vektor 𝑣 má počátek v bodě 𝐵 a tak
jsme schopni odvodit souřadnice bodu 𝐷. I u tohoto bodu se musí prověřit, jestli
se náhodou nenachází vně válce. Pokud ano, celý algoritmus pro výpočet odrazu se
zopakuje (Labounek a Valla 2015).
2.2.2 Odrazy v ohnutém válci
Jak bylo uvedeno výše, ohyb je zde vytvořen uprostřed jako „koleno“. Lze si jej
představit jako dva rovné válce spojené krátkou ohnutou částí. ohnutá část je výsečí
kruhu. Pro ohnutou část musí uživatel zadat, kromě parametrů jako u rovného válce,
ještě tyto údaje:
• úhel ohnutí
• koeficient ohybu (poloměr kružnice = poloměr válce * koeficient ohybu)
• místo ohybu (jako procento délky válce -> číslo <0;1>)
• počet kružnic s řídícími body, které budou v ohybu
Algoritmus pro generování řídících bodů má v sobě i předešlý algoritmus pro
rovný válec.
Nejprve je potřeba získat osu válce. Tu si můžeme představit jako dvě úsečky a
výseč kružnice, jak je znázorněno na Obr. 2.4. Zde máme úsečky 𝐹𝐺 a 𝐻𝐼, výseč
kružnice 𝐺𝐻 o poloměru 𝑟 (poloměr válce x koeficient ohybu) se středem 𝑆. Celá
osa leží v rovině 𝑥𝑧, při výpočtu je tedy zdánlivě dvojrozměrná, souřadnice 𝑦 je vždy
0. Pro další jsou potřeba zjistit souřadnice bodů 𝐹 ,𝐺,𝐻 a 𝐼, dále rovnice kružnice a
rovnici úsečky 𝐻𝐼. Známe již souřadnice bodu 𝐹 [𝑥1,𝑧1] (počátek souřadné soustavy)
a bodu 𝐺[𝑥2,𝑧2] (𝑥2 = 𝑥1, 𝑧2=délka válce * místo ohybu). Pro výpočet souřadnice
𝑥3 bodu 𝐻 je použita rovnice kruhové výseče a rovnice kružnice pro výpočet 𝑧3:
𝑥3 = 𝑥1(𝑟𝑘(1− cos𝛼)) (2.6)
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Obr. 2.4: Osa ohnutého válce (Labounek a Valla 2015)
𝑧23 + (−2𝑧2) * 𝑧3 + (𝑧22 + (𝑥3 − 𝑥1 − 𝑟𝑘)2 − 𝑟2𝑘) = 0 (2.7)
Ta je ale kvadratická a jsou tak dva výsledky. Jelikož hledaný bod se nachází na
horní polokouli, je vybrán vždy vyšší z výsledků. Přímka 𝐻𝐼 je pak tečnou kružnice
v bodě 𝐻 a pro ni platí
𝑧4 =
𝑟2 − (𝑥4 − 𝑆𝑘𝑥)(𝑥3 − 𝑆𝑘𝑥)− 𝑆𝑘2𝑧 + 𝑆𝑘𝑧𝑧3
𝑧3 − 𝑆𝑘𝑧 (2.8)
Přesné souřadnice bodu se pak vypočítají po dosazení 𝑥4 do vzorce. Hodnota 𝑥4
je určena (Labounek a Valla 2015):
𝑥4 = 𝑥3 + (cos(90∘ − 𝛼) * 𝑧4) (2.9)
Takto definovaná osa válce postačuje i pro výpočty výpočtu vzdálenosti bodu od
ní a tím k určení, zda se daný bod (např. bod 𝐴 jako je na Obr. 2.5) nachází uvnitř
nebo vně válce. Pro toto určení se pozice bodu 𝐴 rozdělí do tří oblastí - sektorů.
Nejprve se prověří, zda souřadnice 𝑥 bodu 𝐴 leží v intervalu <𝑥1 - poloměr válce; 𝑥1
+ poloměr válce> a souřadnice 𝑧 je menší než 𝑧2. Při splnění těchto podmínek náleží
bod do sektoru 1, spodního válce, a pomocí výpočtu pro eukleidovskou vzdálenost
určíme jeho vzdálenost od osy válce ((hledáme už jen v rovině 𝑥𝑦, osa je v této
rovině na souřadnicích zadaného středu spodní podstavy 𝐶 = [𝐶𝑥;𝐶𝑦])
𝑣𝑧𝑑𝑎𝑙𝑒𝑛𝑜𝑠𝑡𝑆1 =
√︁
(𝐴𝑥 − 𝐶𝑥)2 + (𝐴𝑦 − 𝐶𝑦)2 (2.10)
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Obr. 2.5: Osa ohnutého válce
Pokud se bod 𝐴 nachází nad 𝑧2, je vypočten pomocí rovnice kružnice bod 𝐵,
který je průsečíkem přímky 𝐴𝑆 s kružnicí v rovině 𝑥𝑧 nehledě na to, že v ose 𝑦 může
ležet daleko za válcem. Pokud má bod 𝐵 menší hodnotu souřadnice 𝑥, leží v sektoru
2, koleni ohnutého válce, jinak leží v sektoru 3, horním válci 𝐻𝐼. Vzdálenost od osy
v sektoru 2 se vypočte jako délka úsečky 𝐴𝐵 pomocí eukleidovské vzdálenosti
𝑣𝑧𝑑𝑎𝑙𝑒𝑛𝑜𝑠𝑡𝑆2 =
√︁
(𝐴𝑥 −𝐵𝑥)2 + (𝐴𝑦 − 𝐶𝑦)2 + (𝐴𝑧 −𝐵𝑥)2 (2.11)
V sektoru 3 vypočteme kolmici z bodu 𝐴 na přímku 𝐻𝐼 v rovině 𝑥𝑧. Vznikne
soustava dvou rovnic přímek - 𝑎𝑥 + 𝑏𝑦 + 𝑐 = 0. Jedna rovnice je rovnice osy válce
(2.8) a druhá je rovnice kolmice na ni, procházející bodem 𝐴. Rovnici vypočteme
pomocí normálového vektoru 𝑚, který získáme z normálového vektoru 𝑛 přímky
𝐻𝐼 𝑛 = (𝑛1, 𝑛2)− > 𝑚 = (−𝑛2, 𝑛1). Dosazením do rovnice přímky, kde 𝑎 = 𝑚1,
𝑏 = 𝑚2, 𝑥 = 𝐴𝑥 a 𝑦 = 𝐴𝑦 získáme hodnotu 𝑐 a tak dostaneme celou rovnici kolmice.
Vyřešením této soustavy se vypočítají souřadnice bodu 𝐵, který je nejbližší bod na
ose válce od bodu 𝐴. Opět se pak vypočítá délka úsečky 𝐴𝐵
𝑣𝑧𝑑𝑎𝑙𝑒𝑛𝑜𝑠𝑡𝑆3 =
√︁
(𝐴𝑥 −𝐵𝑥)2 + (𝐴𝑦 − 𝐶𝑦)2 + (𝐴𝑧 −𝐵𝑥)2 (2.12)
Následným porovnáním s poloměrem válce je určeno, zda bod leží uvnitř.
Když už je algoritmus schopný určit polohu bodu vůči válci, nastává stejně jako u
rovného válce ověření, zda v některém kroku nepřekročila molekula toto geometrické
omezení.
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Obr. 2.6: Odraz molekuly vody z bodu 𝐴 do 𝐷 (Labounek a Valla 2015).
Na Obr. 2.6 je opět situace, kdy molekula vody letí z bodu 𝐴 do bodu 𝐶, ale
bod 𝐶 se nachází mimo naše omezení válce. Pomocí metody půlení intervalů se
zjistí bod 𝐵, kde molekula překračuje hranici válce. Naleznou se dva nejbližší řídící
body a třetí, který k nim náleží, ale musí ležet ve stejném sektoru jako bod 𝐵.
Nalezená rovina opět slouží jako odrazová rovina pro dráhu molekuly. Výpočet je
komplikovanější, neboť již se musí počítat i se souřadnicí 𝑧. Na obrázku máme rovinu
𝜎, které náleží body 𝐴,𝐵,𝐶 i 𝐷 a ve které leží všechny vektory 𝑢, 𝑣, 𝑤 a 𝑛𝜌. Pro
výpočet tedy platí
𝑛𝜎𝑣 = 0 (2.13)





𝑣21 + 𝑣22 + 𝑣23 (2.15)
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Pro přehlednost dalších výpočtů je použita substituce, kde:
𝐽 = (|𝑢||𝑣| cos 2𝛼)/(𝑢2 − 𝑢1𝑛𝜎2𝑛𝜎1 ) 𝐾 = (𝑢3 − 𝑢1𝑛𝜎3𝑛𝜎1 )/(𝑢2 − 𝑢1𝑛𝜎2𝑛𝜎1 )













Pak pro výpočet 𝑣2 platí
𝑣2 = 𝐽 −𝐾𝑣3 (2.18)
a pro 𝑣3 vyjde kvadratická rovnice
(𝐾2𝐿+𝑀 −𝐾𝑁)𝑣23 + (𝐽𝑁 − 2𝐽𝐾𝐿)𝑣3 + 𝐽2𝐿− |𝑤|2 = 0 (2.19)
Z výsledných dvou bodů 𝐷 a 𝐷′ je správný ten, který leží uvnitř válce. Pokud
oba výsledné body leží vně válce, je správný ten, který má menší vzdálenost od osy
válce. Stejně jako u rovného válce, i zde je potřeba brát v úvahu možnost, že i po
odrazu bude výsledná pozice ležet mimo válec a odraz tak bude nutno zopakovat s
novým počátečním bodem 𝐵 a koncovým bodem 𝐷 (Labounek a Valla 2015).
2.3 Realizace simulátoru
Realizace simulátoru je v jazyce Matlab a jeho vývojový diagram je znázorněn na
Obr. 2.7. Z důvodu přehlednosti je simulátor v množství skriptů a funkcí. Ty nej-
důležitější zde budou ve stručnosti popsány.
parametr_settings
Úvodní skript, který spouští celý simulátor. Jsou zde definovány a deklarovány vlast-
nosti válců, nastavení gradientů a difuzní konstanty a ukládání a načítání souboru
s gradientními směry.
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Obr. 2.7: Blokové schéma algoritmu simulace
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simulation_startup
Všechny parametry vstupují do funkce simulation_startup.m ve které se nejdříve
spustí generátory řídících bodů válců v závislosti na požadovaném tvaru. Tyto ge-
nerátory jsou funkce fiber_generator.m pro rovný válec a banana_generator.m pro
ohnutý válec obr. 2.8. Tyto funkce pracují dle algoritmů uvedených v kapitolách 2.2.1
a 2.2.2. Výstupem funkcí je struktura, ve které jsou uloženy řídící body a trojúhelní-
ková síť válce. Dále se rozmístí body, které nám aproximují molekuly vody. Rozmís-
tění bodů je rovnoměrné se zvolenou hustotou. Pomocí funkce points_inside.m se
ponechají jen body nacházející se uvnitř válce (u rovného pomocí eukleidovské vzdá-
lenosti od středu válce, u ohnutého pomocí funkce is_in_banana.m). Pro zobrazení
se vytvoří kopie válce a pomocí geometrické transformace se natočí do definovaného
úhlu. Při vyšším počtu vláken se kopírování a otáčení opakuje pro každý válec. Zatím
se ještě nerotují molekuly, ty se otáčí ve vnořených funkcích. Se všemi parametry se
tolikrát volá funkce brownian_motion_population_with_phase.m, kolik je vláken.
Vždy se však volá s uloženým válcem bez transformace - i v natočených válcích se
difuze počítá v původním nastavení válců a finální geometrická transformace se pro-
vede před výpočtem časové změny fáze molekuly. Dále se uloží výsledky a případně
vykreslí.
brownian_motion_population_with_phase
Funkce rozděluje výpočty difuzí jednotlivých molekul do funkce brownian_motion_
simulation.m a zároveň zde lze paralelizovat algoritmus a každý bod se může počítat
v jiném cyklu.
brownian_motion_simulation
Jádro výpočtu simulace. Pro každý bod se vypočte difuze v určeném počtu kroků.
Následně se každý krok prověřuje zda nevyskočil z válce (v rovném válci eukleidov-
skou vzdáleností, v ohnutém funkcí is_in_banana.m). V případě, že se v kroku bod
ocitne mimo, je společně s předchozím poslán do funkce, která zpracuje odraz podle
postupu a rovnic uvedených v kapitolách 2.2.1 a 2.2.2. V případě rovného válce je
to funkce molecule_reflection.m a pro ohnutý válec molecule_reflection_banana.m.
V těchto funkcích dojde k výpočtu nové pozice odrazem nebo v případě situací,
kdy v rovnicích vychází dělení nulou dojde k výpočtu nové difuze. Bohužel k těmto
situacím občas dochází a čím menší je poloměr válce, tím častěji a zvyšuje se tím
náročnost algoritmu na procesorový čas. Pro poloměry menší než 2 µm se zvyšuje vý-
početní čas simulace několikanásobně, proto se zatím počítá s poloměry 3, 4 a 5 µm.
Důvod pro tak vysoký nárůst složitosti jsou nedořešené limitní okrajové podmínky,
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kdy jsou rovnice pro odraz použitelné. V obou válcích tato podmínka nastane, pokud
se molekula pohybuje rovnoběžně s osou x (ve zlomku bude na místě jmenovatele
0) a také pokud vychází komplexní řešení. U ohnutého válce je těchto případů více,
pokud se má molekula odrážet v ohybu. Pokud nastanou tyto podmínky, algoritmus
danou molekulu vymaže a vygeneruje novou s počátkem stejným, jaký měla původní
molekula a nasimuluje pro ni nový difuzní pohyb. Celý pohyb molekuly se kontroluje
znovu a tím se zvyšuje výpočetní náročnost.
2.4 Parametry geometrie a paralelního přístupu
Popsané funkce a algoritmy vygenerovaly jen jednu aproximaci rovného nebo ohnu-
tého vlákna. Ta navíc začíná v počátku a vede kolmo vzhůru po ose 𝑧. Toto umístění
je zvoleno kvůli zjednodušení výpočtů odrazů. Na začátku simulace se vygenerují
body uvnitř nadefinované velikosti voxelu, vybere se geometrické omezení, nechají
se jen body nacházející se uvnitř tohoto omezení a nasimuluje se jejich, zatím izot-
ropní, difuze v určeném počtu kroků. Simulátor pak kontroluje postupně všechny
kroky všech bodů a prověří, zda se při skoku nedostaly mimo válec. Bod, který vy-
skočí ven je odrazem vrácen zpět dovnitř válce a simulátor přepočítá pozice dosud
neprověřených kroků tak, aby splňovaly velikost a směr původních kroků před odra-
zem, ale nyní budou vycházet z odraženého bodu. Zde nastává možnost paralelizace
celého algoritmu, každá molekula a její dráha se může počítat zvlášť, proto je po-
užit příkaz „parfor“, ve kterém se volá funkce brownian_motion_simulation.m. Z
toho důvodu je možný výpočet na serverech, které mají dostatek dostupných pro-
cesorových jader. Každé procesorové jádro sníží dobu výpočtu přibližně o 100%,
na 12-ti procesorech je výpočet tedy skoro 12x rychlejší než na jednom procesoru.
Pro počáteční nastavení délky vlákna 1mm a poloměru 3µm, hustoty molekul 1µm
rovnoměrně rozložené a úhel křížení (ohybu) 60° bylo pro výpočet simulace dvou rov-
ných válců v křížících se vláknech potřeba 15 hodin procesorového času, pro ohnutá
vlákna hodnota stoupla na 100 hodin procesorového času. V průměru byla simulace
ohnutého vlákna 2, 5𝑥 více náročná na procesorový čas než simulace rovných vláken.
Nastavení parametrů pro simulace se bude tedy odvíjet od potřeby co nejvíce
aproximovat skutečnou fyziologii v mozku, ale s ohledem na náročnost výpočtů.
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Obr. 2.8: Blokové schéma generátoru ohnutého válce
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3 VÝSLEDKY STUDENTSKÉ PRÁCE
Všechna měření byla měřena na vláknech délky 1000µm. Difuzní konstanta byla
nastavena na 10−3 mm2/s a celkový čas difuze byl 50ms. Bipolární gradienty měly
obdélníkový tvar a délka jednoho pulzu byla 20ms. Jeden krok pro algoritmus ná-
hodné procházky byl zvolen 2*10−2ms a výchozí pozice molekul byla rovnoměrně
rozmístěna se vzdáleností molekul 1µm mezi sebou. Byla simulována dvě vlákna a
úhel, který mezi sebou vlákna svírala, byl nastaven na 60°.
Výsledná fáze byla počítána pro 500 gradientních směrů, jak lze vidět na Obr.
3.1, a tyto směry byly rovnoměrně rozloženy na kouli v q-prostoru. Počítalo se také
pro 10 rozdílných velikostí gradientu {10, 20, 30, 40, 50, 60, 70, 80, 100, 120}mT/m.
Parametr poloměru válce se liší pro každé nastavení a je uvedeno na začátku
popisu každého nastavení.
Obr. 3.1: Směry měření - původní vzorkování 500 směrů, podvzorkování na 250 a
125 směrů
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Pro zmenšení výsledných dat se ukládají jen fáze molekul na začátku a na
konci simulace. Změna fáze se počítá pro každý krok molekuly podle působícího
magnetického pole. Ostatní kroky jsou zapomenuty, k dostatečnému výsledku jsou
údaje z konce simulace dostatečné. Existuje i přepínač, kterým lze nastavit, aby
se výsledky ukládaly všechny - "memory=full"značí ukládání všech kroků, "me-
mory=reduced"naopak uložení jen výchozí a konečné pozice a fáze.
Jedním z výstupů simulátoru je tedy matice fází molekul pro všechny měřené
směry a gradienty. Data se nejprve rozdělila podle velikosti gradientů, pro které
byla měřena. Pro další zpracování jsem uvažoval dvě metody.
První možností je zpracovat fáze na dMRI signál pomocí funkce cosinus, díky
které vypočteme pokles dMRI signálu:
𝑦 = cos(𝑥𝑡+ 𝜑) (3.1)
kde 𝑦 je získaný dMRI signál, 𝜑 je fáze molekuly a 𝑡 je čas. Jestliže 𝑡 = 0 pak získáme
pro výpočet dMRI signálu:
𝑦 = cos(𝜑) (3.2)
Sumou všech signálů přes jeden směr vyjde výsledný signál pro daný směr. Výsled-
kem pro měření v 500 směrech je 500 hodnot, dMRI signálů, pro každý gradient.
Druhou možností je výpočet variance fáze. K výpočtu variance fáze nám po-
slouží histogramy fází pro jednotlivé směry a gradienty, a z nich získaná směrodatná
odchylka. Variance fáze je čtvercem směrodatné odchylky. Histogramy ale neslouží
jen k výpočtu variance fáze, jejich porovnáním napříč běhy bylo zjištěno, zda si-
mulátor negeneruje náhodná data, ale že funkce hustot pravděpodobností distribuce
dMRI signálu patří do stejné rodiny funkcí pro různé běhy při totožném nastavení
geometrie scény.
Pro vyhodnocení výsledků byla vybrána první zmíněná metoda generování dMRI
signálu. Tato data byla prověřena pro jednotlivé gradienty Kruskal-Wallisovým tes-
tem, který určil jejich statistickou podobnost. Následovalo ověření Wilcoxonovým
testem, zda jsou mezi daty získaných z křížících se a blížících se vláken při stejném
nastavení ostatních parametrů signifikantní rozdíly. Práh signifikantnosti byl 5%.
Ověřování probíhalo navzájem mezi všemi běhy, čili v našem případě 4 nezávislých
běhů to bylo 16 možných kombinací. Test byl proveden i na datech degradovaných na
250 a 125 (případně 167) směrů. Pro gradienty, u kterých byla zjištěna signifikantní
rozdílnost, byla data zašuměná aditivním Gaussovským šumem [24] s poměrem am-
plitud výkonu mezi signálem a šumem (SNR) 5, 10, 15, 30 a 50. Zašuměná data byla
také otestována na rozdílnost a výsledky zapsány.
Data, kde byla Wilcoxonovým testem naměřena signifikantní rozdílnost, byla
převedena do formátu Nifti a bylo vyzkoušeno, zda s nimi dokáží pracovat volně
38
dostupné nástroje na rekonstrukci tenzorů anizotropní difuze z dMRI dat. Jako
volně šiřitelné nástroje byl zvolen skript 𝑏𝑒𝑑𝑝𝑜𝑠𝑡𝑋 z otevřené knihovny FSL, který
odhaduje tenzory anizotropní difuze na základě ball and stick modelu [25].
3.1 Hlavní testovací geometrie
Pro nejdůslednější měření bylo zvoleno toto nastavení simulátoru:
• úhel křížení či ohybu: 60°
• počet vláken: 2
• počet nezávislých běhů: 4
a poloměr válce 5, 4 a 3µm. Výpočet všech nezávislých běhů pro všechny poloměry
a geometrie (24 běhů) trvalo celkově přes 1000 procesorových dní. Jelikož výsledná
data mají velikost přes 3 GB pro jeden běh, domácí stanice nedostačovala pro zpra-
cování dat z důvodu nedostatku paměti (8 GB RAM), proto i následné zhodnocení
výsledků muselo být provedeno na serverech Metacentra. Při vyhodnocení nebyla
možná paralelizace, provedení skriptu proto trvalo 10 minut a vyžádalo si 50 GB
paměti RAM.
3.1.1 Poloměr 5µm
Obr. 3.2: Ukázka geometrie a rozmístění molekul po simulaci křížících se vláken o
poloměru 5µm
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Obr. 3.3: Ukázka geometrie a rozmístění molekul po simulaci dotýkajících se vláken
o poloměru 5µm
Na obrázcích 3.2 a 3.3 jsou zobrazeny geometrie křížících se a přibližujících se
vláken a v nich rozmístěné finální pozice molekul po skončení simulace. Nejprve byla
data zpracována a byly vypočteny a vykresleny histogramy fází molekul pro dané
směry gradientních měření a intenzit gradientu. Z nich byla vypočítána směrodatná
odchylka fáze a variance fáze.
Na obrázcích 3.4 a 3.4 jsou zobrazeny ukázky histogramů fází molekul pro gra-
dienty o velikostech 50mT/m, 70mT/m a 100mT/m pro křížící se a ohýbající se
vlákna. V jednom sloupci jsou histogramy pro stejný gradient. Všechny jsou měřeny
pro stejný směr gradientu.
Aby histogramy fází ukázaly použitelnost dat, musí mít Gaussovo rozložení, které
znázorňuje červená křivka. V každém grafu je uvedena vypočtená směrodatná od-
chylka fáze. Umocněním směrodatné odchylky byla vypočtena variance fáze. Pro
každý gradient vzniklo 500 hodnot variance fáze a 500 hodnot vypočteného dMRI
signálu. Variance fáze ve výsledcích rostla s gradientem, což na uvedených histogra-
mech fáze není dobře vidět.
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Obr. 3.4: Histogramy fáze pro poloměr vlákna 5µm pro křížící se vlákna, vektor
gradientního směru měření = (-0,274, -0,357, -0,893).
Obr. 3.5: Histogramy fáze pro poloměr vlákna 5µm pro blížící se vlákna, vektor
gradientního směru měření = (-0,274, -0,357, -0,893).
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Pro další zpracování byl použit nasimulovaný dMRI signál. Pro poloměr vlákna
5µm byly Wilcoxonovým testem zjištěny tyto rozdílnosti (z důvodu omezení místa
pouze kolikrát ze 16 kombinací se potvrdila rozdílnost, vynechány jsou také gradi-
enty, kde se rozdílnost nevyskytla ani jednou):
Tab. 3.1: Výsledky Wilcoxon rank-sum testu pro vlákna poloměru 5µm bez šumu.
Číslo udává, kolikrát se pro daný gradient objevila rozdílnost pro daný počet měře-
ných směrů z 16 možných kombinací.
gradient/počet směrů 500 2501 2502
60 2 0 0
70 11 4 1
Tab. 3.2: Vliv šumu na data z 500 směrů ve vláknech o poloměru 5µm.
SNR/gradient 10 20 30 40 50 60 70 80 100 120
5 1 0 0 1 0 0 2 0 0 1
10 0 0 0 2 1 0 1 0 2 0
15 0 1 0 0 0 2 0 0 1 0
30 1 0 1 2 3 1 0 0 0 1
50 0 0 0 0 0 0 0 0 2 0
Zašumění signálu o jakékoliv hodnotě SNR způsobí ztrátu informace o rozdílnosti
dat a to i pro SNR vyšší než 50. Vyšší hodnoty SNR než 50 nemá cenu testovat,
protože se signál bude vzdalovat podobě reálných dat. Zašumění a snížení směrů
měly tedy za následek ztrátu důkazu o jakékoliv rozdílnosti.
Obrázky 3.6 a 3.7 zobrazují ukázky Kruskal-Wallisova testu. Testy byly dělány
pro určitý gradient přes všechny běhy pro danou geometrii vlákna. Grafy ukazují
střední hodnotu signálu, jeho minimální a maximální hodnotu. Box označuje hod-
noty v prvním a čtvrtém kvartilu. Z číselných údajů nás nejvíce zajímá velikost
p-hodnoty, které jsou vypsány v tabulkách 3.3 a 3.4. Všechny výsledné p-hodnoty
překročily stanovený práh a lze u všech gradientů stanovit, že jejich funkce hustot
pravděpodobností distribuce fáze patří do stejné rodiny funkcí pro různé běhy při
totožném nastavení geometrie scény.
Výsledky rekonstrukce dat nástrojem bedpostX ukazují, že ne všechna data byla
rekonstruována se správnou geometrií. V tabulce 3.6 jde vidět, že data jen z poloviny
běhů při rekonstrukci vytvořila podobnou geometrii jaká byla simulována. Pro úhel
jsem považoval toleranci +-10°. Rekonstrukce ale poukázala na problém při určení
podílu vzorků, které se podílely na určení směrů vláken. Jelikož jsou při simulaci
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Tab. 3.3: Tabulka p-hodnot Kruskal-Wallisova testu pro křížící se vlákna o poloměru
5µm
gradient [mT/m] 10 20 30 40 50
p-hodnota 0,855 0,807 0,823 0,903 0,874
gradient [mT/m] 60 70 80 100 120
p-hodnota 0,808 0,904 0,905 0,869 0,952
Tab. 3.4: Tabulka p-hodnot Kruskal-Wallisova testu pro blížící se vlákna o poloměru
5µm
gradient [mT/m] 10 20 30 40 50
p-hodnota 0,901 0,903 0,801 0,940 0,948
gradient [mT/m] 60 70 80 100 120
p-hodnota 0,682 0,980 0,927 0,900 0,801
molekuly rozmístěny rovnoměrně v obou vláknech, tento podíl by se měl pro každé
vlákno blížit hodnotě 0,5. Získané výsledky mají velmi rozdílné hodnoty, jak je vidět
v tabulce 3.5.
Tab. 3.5: Podíl dMRI signálu, zastoupeného při rekonstrukci vlákna o poloměru
5µm.
geometrie / běh 1 2 3 4
křížící se 1 0,025 0,027 0,020 0,024
křížící se 2 0,324*10−7 0,628*10−4 0,000 0,006*10−7
přibližující se 1 0,024 0,030 0,025 0,022
přibližující se 2 0,290*10−7 0,400*10−7 0,002 0,108*10−7
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Tab. 3.6: Naměřené úhly (ve stupních) v rekonstruovaných datech pro poloměr 5µm.
geometrie / běh 1 2 3 4
křížící se 58,79 84,37 59,68 48,47
přibližující se 44,22 63,35 84,12 63,40
Obr. 3.6: Kruskal-Wallis test mezi běhy, poloměr 5µm a velikost gradientu 70 mT/m.
Červená čára značí medián, box označuje 25% a 75% percentil a vousy značí mini-
mum a maximum
Obr. 3.7: Kruskal-Wallis test mezi běhy, poloměr 5µm a velikost gradientu 100
mT/m. Červená čára značí medián, box označuje 25% a 75% percentil a vousy
značí minimum a maximum
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3.1.2 Poloměr 4µm
Obr. 3.8: Ukázka geometrie a rozmístění molekul po simulaci křížících se vláken o
poloměru 4µm
Obr. 3.9: Ukázka geometrie a rozmístění molekul po simulaci dotýkajících se vláken
o poloměru 4µm
Na obrázcích 3.8 a 3.9 se zobrazením konečného rozmístění molekul ve vláknech
o poloměru 4µm jde vidět menší počet molekul ve vlákně než tomu je u vláken s
poloměrem 5µm.
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Obr. 3.10: Histogramy fáze pro poloměr vlákna 4µm pro křížící se vlákna, vektor
gradientního směru měření = (-0,274, -0,357, -0,893).
Obr. 3.11: Histogramy fáze pro poloměr vlákna 4µm pro blížící se vlákna, vektor
gradientního směru měření = (-0,274, -0,357, -0,893).
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Na obrázcích 3.10 a 3.10 jsou zobrazeny ukázky histogramů fází pro gradienty
o velikostech 50mT/m, 70mT/m a 100mT/m pro křížící se a ohýbající se vlákna o
poloměru 4µm. Pro jeden sloupec jsou zobrazeny histogramy fází molekul pro dané
směry z rozdílných nezávislých běhů při stejném gradientu. Všechny jsou měřeny
pro stejný směr gradientu.
Červená křivka v grafu znázorňuje Gaussovo rozložení. V každém grafu je uve-
dena vypočtená směrodatná odchylka. Porovnáním směrodatné odchylky mezi geo-
metriemi u velikosti gradientu 70mT/m lze očekávat, že zde bude rozdílnost těchto
dat při Wilcoxonově rank-sum testu. Umocněním směrodatné odchylky bylo vypoč-
teno 500 hodnot variance fáze pro každý gradient. Pro další testování byly použity
vypočtené dMRI data.
Test rozdílnosti u vláken o poloměru 4µm přinesl lepší výsledky (tab. 3.7) než pro
poloměr 5µm. Pro snížený počet směrů na 250 se ještě ukazovala signifikantní rozdíl-
nost, ale pro ještě více snížený počet směrů (167 a 125) již nebyla žádná rozdílnost
detekována.
Tab. 3.7: Výsledky Wilcoxon rank-sum testu pro vlákna poloměru 4µm bez šumu.
Číslo udává, kolikrát se pro daný gradient objevila rozdílnost pro daný počet měře-
ných směrů z 16 možných kombinací.
gradient/počet směrů 500 2501 2502
70 16 10 16
120 8 0 0
Tab. 3.8: Vliv šumu na data z 500 směrů ve vláknech o poloměru 4µm.
SNR/gradient 10 20 30 40 50 60 70 80 100 120
5 0 0 1 0 0 0 1 0 1 0
10 0 0 0 0 0 1 0 1 0 0
15 0 1 3 0 0 0 0 0 0 2
30 1 0 1 0 0 0 0 0 1 0
50 0 3 0 0 1 0 1 2 4 0
Při vsazení šumu do signálu na 500 směrech jde považovat výsledky za náhodné
a jakákoliv nalezená rozdílnost je jen vliv šumu. Vyšší hodnoty SNR než 50 nebyly
testovány, signál se již příliš vzdaluje podobě reálných dat.
Toto nastavení šumu platí i po snížení počtu směrů na 250. Pro jednu polovinu
není signifikantní rozdíl ani při SNR nastaveném na 50, pro druhou polovinu směrů
lze pozorovat signifikantní rozdíly již od SNR 46.
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Obrázky 3.12 a 3.13 zobrazují ukázky Kruskal-Wallisova testu. Testy byly dělány
pro určitý gradient přes všechny běhy pro danou geometrii vlákna. Grafy ukazují
střední hodnotu signálu, jeho minimální a maximální hodnotu. Box označuje hod-
noty v prvním a čtvrtém kvartilu. Z číselných údajů nás nejvíce zajímá velikost
p-hodnoty, které jsou vypsány v tabulkách 3.9 a 3.10. Všechny výsledné p-hodnoty
překročily stanovený práh kromě hodnot u blížících se vláken při gradientech 30 a 60
mT/m. U těchto gradientů nelze stanovit, že jejich funkce hustot pravděpodobností
distribuce fáze patří do stejné rodiny funkcí pro různé běhy při totožném nastavení
geometrie scény. O všech ostatních gradientech ve vláknech o poloměru 4µm toto
stanovit můžeme.
Tab. 3.9: Tabulka p-hodnot Kruskal-Wallisova testu pro křížící se vlákna o poloměru
4µm
gradient [mT/m] 10 20 30 40 50
p-hodnota 0,931 0,885 0,852 0,931 0,946
gradient [mT/m] 60 70 80 100 120
p-hodnota 0,935 0,971 0,915 0,933 0,952
Tab. 3.10: Tabulka p-hodnot Kruskal-Wallisova testu pro blížící se vlákna o polo-
měru 4µm
gradient [mT/m] 10 20 30 40 50
p-hodnota 0,940 0,934 0,724 0,965 0,988
gradient [mT/m] 60 70 80 100 120
p-hodnota 0,782 0,990 0,901 0,873 0,812
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Obr. 3.12: Kruskal-Wallis test mezi běhy, poloměr 4µm a velikost gradientu 70
mT/m. Červená čára značí medián, box označuje 25% a 75% percentil a vousy
značí minimum a maximum
Obr. 3.13: Kruskal-Wallis test mezi běhy, poloměr 4µm a velikost gradientu 120
mT/m. Červená čára značí medián, box označuje 25% a 75% percentil a vousy značí
minimum a maximum
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Rekonstrukce dat ze simulací poloměru vlákna 4µm vykazuje ještě více odchylek
od předpokládaného výsledku než tomu bylo při poloměru vlákna 5µm. Výsledné
úhly po rekonstrukci vypsané v tabulce 3.11 ukazují, že i přes lepší výsledky při
porovnávání rozdílnosti dat, že z těchto dat nelze spolehlivě rekonstruovat geometrii,
ze které byla data získána. Stejně jako v případě vláken o poloměru 5µm se podíl
dMRI signálu, který se podílí na rekonstrukci vlákna velice odlišuje od předpokladu,
kterým je opět hodnota 0,5 (tabulka 3.12).
Tab. 3.11: Naměřené úhly (ve stupních) v rekonstruovaných datech pro poloměru
4µm.
geometrie / běh 1 2 3 4
křížící se 53,99 27,52 47,6 37,51
přibližující se 9,12 40,25 29,58 53,72
Tab. 3.12: Podíl dMRI signálu, zastoupeného při rekonstrukci u vlákna o poloměru
4µm
geometrie / běh 1 2 3 4
křížící se 1 0,044 0,051 0,048 0,047
křížící se 2 0,363*10−5 0,123*10−8 0,444*10−6 0,210*10−5
přibližující se 1 0,039 0,030 0,041 0,044
přibližující se 2 0,000 0,631*10−8 0,001*10−6 0,002*10−5
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3.1.3 Poloměr 3µm
Pro poloměr 3µm nebyly nalezeny žádné signifikantní rozdíly mezi geometriemi kří-
žících se a ohnutých vláken. Všechny výsledky pro Wilcoxonův test pro 250 a 125
směrů byly negativní, stejně tak pro jakékoliv zašumění. Kruskal-Wallisův test uká-
zal, že data z jednotlivých běhů jsou náhodná a nepatří do stejné hladiny hustoty
pravděpodobnosti na základě p-hodnoty. Hodnota podobnosti dat byla pro všechny
gradienty a běhy pod 0.8, to je hodnota kdy se již dá mluvit o náhodně generova-
ných datech. Díky žádné signifikantní rozdílnosti dat neproběhla na těchto datech
rekonstrukce nástrojem bedpostX.
Tab. 3.13: Výsledky Wilcoxonova testu pro vlákna poloměru 3µm bez šumu. Číslo
udává, kolikrát se pro daný gradient objevila rozdílnost pro daný počet měřených
směrů z 16 možných kombinací.
gradient/počet směrů 500 2501 2502
70 2 0 0
80 1 0 0
Tab. 3.14: Tabulka p-hodnot Kruskal-Wallisova testu pro křížící se vlákna o polo-
měru 3µm
gradient [mT/m] 10 20 30 40 50
p-hodnota 0,798 0,804 0,663 0,778 0,772
gradient 60 70 80 100 120
p-hodnota [mT/m] 0,744 0,857 0,805 0,859 0,827
Tab. 3.15: Tabulka p-hodnot Kruskal-Wallisova testu pro blížící se vlákna o polo-
měru 3µm
gradient [mT/m] 10 20 30 40 50
p-hodnota 0,854 0,863 0,793 0,863 0,813
gradient 60 70 80 100 120
p-hodnota [mT/m] 0,796 0,862 0,820 0,810 0,756
Výsledky Kruskal-Wallisova testu uvedené v tabulkách 3.14 a 3.15 ukazují, že
u křížících se vláken 5 hodnot nedosáhlo na stanovený práh a proto gradienty 10,
30, 40, 50 a 60 mT/m nemají stanoveno, že jejich funkce hustot pravděpodobností
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distribuce fáze patří do stejné rodiny funkcí pro různé běhy při totožném nasta-
vení geometrie scény. U blížících se vláken se hypotéza podobnosti nepotvrdila u
gradientů 30, 60 a 120 mT/m.
Obr. 3.14: Ukázka geometrie a rozmístění molekul po simulaci křížících se vláken o
poloměru 5µm
Obr. 3.15: Ukázka geometrie a rozmístění molekul po simulaci dotýkajících se vláken
o poloměru 3µm
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Obr. 3.16: Kruskal-Wallis test mezi běhy, poloměr 3µm a velikost gradientu 70
mT/m. Červená čára značí medián, box označuje 25% a 75% percentil a vousy
značí minimum a maximum
Obr. 3.17: Kruskal-Wallis test mezi běhy, poloměr 3µm a velikost gradientu 100




Naměřená data pro poloměr 5µm ukazují, že pro gradient 70 mT/m vychází sig-
nifikantní rozdílnost. Tato rozdílnost ale mizí při zašumění se SNR menší než 50 a
při degradaci směrů z 500 na 250. Přitom SNR u reálných dat se pohybuje okolo
10, maximálně 15. Z toho jde vyvodit, že data zatím nejsou dostatečně robustní.
Kruskal-Wallisův test dokázal že všechna simulovaná data se stejnými parametry
mají ve všech nezávislých simulacích stejnou funkci hustoty pravděpodobnosti 3.6
a také histogramy fází vykreslené pro tato data dokázaly 3.4, že simulátor pra-
cuje spolehlivě a výsledná data nejsou jen nějaká náhodná čísla. Pro histogramy
se směrodatná odchylka dat lišila na místě setin jak jde vidět na obrázcích 3.4
a 3.5. Střední hodnota všech histogramů odpovídá podle předpokladů hodnotě 0.
Testy s rekonstrukcemi dat na nástroji bedpostx dopadla o mnoho hůře. Jak bylo
ve výsledcích zmíněno, jen polovina úhlů po rekonstrukci dat odpovídá nastavení
simulátoru. Stejně tak podíl dMRI signálu, podílející se na rekonstrukci vláken je
příliš malý a neodpovídá předpokladům. Celkově testování rekonstrukce dat snižuje
statistickou významnost předchozích pozitivních výsledků a podle mého názoru se
tato data nedají považovat pro směrodatná pro určení rozdílnosti dat mezi křížícími
se a přibližujícími se vlákny.
Lepší výsledky vyšly při simulaci vláken o poloměru 4µm. Zde také Kruskal-
Wallisův test a histogramy prokázaly, že data nejsou pouze náhodná a že je možné
s nimi pracovat. Největší signifikantní rozdílnost byla opět u velikosti gradientu 70
mT/m. Pro více než polovinu kombinací simulací pak byla dostatečná rozdílnost i
u velikosti gradientu 120 mT/m. Při zašumění signálu se ztratily výsledky o roz-
dílnosti dat. Statisticky významné odchylky dat mezi křížícími se a dotýkajícími se
vlákny byly vidět i při podvzorkování na 250 směrů. Data byla prověřena Kruskal-
Wallisovým testem a vykresleny histogramy fází molekul pro dané směry. Výsledky
těchto testů byly dostatečně podobné aby se dalo mluvit o tom, že simulátor dává
výsledky pro stejné nastavení ze stejné funkce hustoty pravděpodobnosti. I zde do
celkového hodnocení významně zasáhla rekonstrukce dat. Pouze u jednoho běhu se
rekonstruovaný úhel podobal nastavené geometrii v simulátoru. Negativní dopad
rekonstrukce jen podpořily podíly molekul, které se podílely na rekonstrukci, které
byly opět velmi nízké. A přestože Wilcoxonův test ukázal, že by zde mohla existovat
statistická rozdílnost dMRI dat z geometrií křížících se a přibližujících se vláken,
data získaná z rekonstrukce tyto teorie vyvrátila.
Data získaná po simulaci vláken o poloměru 3µm byla zřejmě nejvíce ovlivněna
limitami dosavadního návrhu simulátoru. Nejen, že se počítala, vzhledem k počtu
simulovaných molekul, o mnoho déle - o stovky procesorových hodin více při nejmen-
ším počtu molekul v objemu, ale výsledná data nevykazují žádný signifikantní rozdíl
54
při žádné velikosti gradientu, počtu směrů a zašumění. Kruskal-Wallisův test a his-
togramy fází molekul pro dané směry přitom prokázaly, že různé nezávislé běhy jsou
náhodné a nepatří do stejné hladiny hustoty pravděpodobnosti. Rozdíl směrodat-
ných odchylek mezi běhy byl dokonce nejmenší, docházelo k rozdílu na místě tisícin,
data si byla tedy velmi podobná.
Pro další simulace bude proto potřeba vylepšit práci s odrazy uvnitř válců, aby
nedocházelo k situacím, kdy se molekula není schopna odrazit a počítá se pro mo-
lekulu kompletní nová simulace. Toto vylepšení by mělo zrychlit práci simulátoru a
umožnit simulovat vlákna o menším poloměru s vyšší hustotou molekul. Výsledná
data by proto měla být robustnější a měla by poskytnout přesnější výsledky, které
by se daly použít i při zašumění signálu.
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4 ZÁVĚR
Při tvorbě simulátoru se vyskytlo mnoho překážek, a přes veškerou snahu má stále
ještě některé nedostatky, které se zatím nepovedlo odstranit.
Přesto simulátor pracuje dobře pro vlákna o poloměrech 5 a 4 µm, jedinou ne-
výhodou je výpočetní náročnost simulace a výsledný objem dat. I na serverech spo-
lečnosti Metacentrum jsme byli limitováni programovacím prostředím Matlab, které
umožňuje paralelizaci pouze pro 12 vláken. Výpočty často trvaly celé dny a vý-
sledný objem dat zabral gigabajty úložného prostoru. Zpracování dat také probíhalo
na vzdáleném serveru, který v některých případech musel mít kapacitu i 50GB ope-
rační paměti. Přesto se data podařilo zpracovat a ověřit, že jsou zobrazitelná na
volně šiřitelných softwarových nástrojích.
Při porovnávání podobnosti byla ověřena správná funkčnost simulátoru díky po-
dobnosti dat při jednotlivých nezávislých simulacích téže geometrie. Určení dosta-
tečné rozdílnosti určil Wilkoxonův rank-sum test, který potvrdil dostatečnou rozdíl-
nost pro velikost gradientu 70 mT/m pro poloměr válců 5µm. U tohoto poloměru
válce však stačilo malé zašumění a výsledky rozdílnosti se začaly objevovat náhodně
a neprokázaly tak možnou detekci rozdílnosti. Pro poloměr 4µm bylo určení rozdíl-
nosti výraznější. Opět byla signifikantní rozdílnost při velikosti gradientu 70 mT/m,
ale tato rozdílnost byla patrná i při zašumění se SNR=45. Při SNR=40 již začínala
mizet. Rozdílnost byla viditelná i při podvzorkování na 250 směrů. Pro poloměr 3µm
pak nebyla zjištěna žádná rozdílnost dat, což může být zapříčiněno i nutností simu-
látoru vytvářet nové posloupnosti časových skoků při difuzním pohybu. Všechny
pozitivní výsledky ale vyvrátily testy rekonstrukce dat, o kterých nelze říct, že od-
povídají geometrii nastavené při simulaci.
Řešením by v budoucnu mohla být úprava vzorců pro odraz molekul a ošetření
kritických situací, díky kterým je simulátor velmi nestabilní pří výpočtu simulace pro
poloměry menší než 4µm. Jeho zrychlení by tak mohlo umožnit simulovat vlákna o
menším průměru a s vyšší hustotou molekul. Dalším předpokladem zlepšení výsledků
je simulace vícevláknových geometrií. Celkově by se zvýšila robustnost dat a data
by tak mohla být dostatečná i pro jejich rekonstrukci.
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SEZNAM SYMBOLŮ, VELIČIN A ZKRATEK
MRI Zobrazování pomocí magnetické resonance
dMRI zobrazování pomocí difuzně vážené magnetické rezonance
NMR nukleární magnetická rezonance
RF puls Radio-frekvenční puls
DTI Zobrazování pomocí difuzních tenzorů
QBI Q-ball zobrazování
FRT Funk-Radovnova transformace
ODT Difuzní orientační distribuční funkce
NODDI Zobrazování disperze a hustoty nervových vláken
DSI Zobrazování pomocí difuzního spektra
HARDI Zobrazování s vysokým úhlovým rozlišením
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